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伝搬速度 ： 𝑣1 =
𝜔𝑣
𝑅𝑒[𝑔]
 (2-2-1)  
減衰係数 ： 𝛼1 = −𝐼𝑚[𝑔] (2-2-2)  









伝搬速度 ： 𝑣𝑡 =
𝜔𝑣
𝑅𝑒[ℎ]
 (2-2-4)  
減衰係数 ： 𝛼𝑡 = −𝐼𝑚[ℎ] (2-2-5)  






2 (2-2-6)  
 
μ = 𝜇1 + 𝑗𝜔𝑣𝜇2        λ = 𝜆1 + 𝑗𝜔𝑣𝜆2 
 𝜇1 ：せん断弾性係数 𝜆1 ：体積弾性係数 
 𝜇2 ：せん断弾性係数 𝜆2 ：体積弾性係数 
𝜌 ：密度 𝜔𝑣 ：振動周波数 






































 (2-2-9)  








































得られる情報としては,この他にも Fig.2-3-1 に示すような情報も得られると考えられる. 
 
測定量 物理パラメータ 臨床意義 計測時の問題点 







































































ξ(𝑡) = 𝜉0𝑠𝑖𝑛(2π𝑓𝑏𝑡 + 𝜙𝑏) (3-1-1) 
 
 ただし, 𝜉0 ：振動振幅 
𝜙𝑏：初期位相 
 





























∆𝑓 = 𝑓′ − 𝑓0 =
𝑐 + 𝑣(𝑡)
𝑐 − 𝑣(𝑡)
















∆𝜙 = 2π∫(∆𝑓)𝑑𝑡 
 











𝑟(𝑡) = 𝐴(𝑡)𝑠𝑖𝑛(2π𝑓0𝑡 + ∆𝜙 − 2𝑘𝑢𝑍)  
    = 𝐴(𝑡)𝑠𝑖𝑛 (2π𝑓0𝑡 +
4𝜋𝑓0
𝑐
𝜉(𝑡) − 2𝑘𝑢𝑍) 
 
    = 𝐴(𝑡)𝑠𝑖𝑛 {2π𝑓0 (𝑡 + 2
𝜉(𝑡)
𝑐





 𝑘𝑢 ：超音波パルスの波数 





次に RF 信号に，位相が互いに 90 度異なる超音波周波数成分を畳み込み積分し低域通
過フィルタをかけ，QI 信号を得る． 
 
(ⅰ) I 信号 
  RF 信号にキャリア信号を乗算すると 
𝐼′(𝑡) =  𝐴(𝑡)𝑠𝑖𝑛 {2π𝑓0 (𝑡 + 2
𝜉(𝑡)
𝑐
) − 2𝑘𝑢𝑍} 𝑠𝑖𝑛(2π𝑓0)   
 






− 2𝑘𝑢𝑍) − 𝑐𝑜𝑠 (
4π𝑓0𝜉(𝑡)
𝑐









− 2𝑘𝑢𝑍) (3-1-10) 
となり I 信号を得る． 
 
(ⅱ) Q 信号 
  (ⅰ)と 90 度異なるキャリア信号を乗算すると 
  
𝑄′(𝑡) =  𝐴(𝑡)𝑠𝑖𝑛 {2π𝑓0 (𝑡 + 2
𝜉(𝑡)
𝑐
) − 2𝑘𝑢𝑍} 𝑐𝑜𝑠(2π𝑓0) 
 





























いま，超音波パルスを同一方向に N パルス送波すると，i 番目の超音波パルスに対する受
信超音波の位相𝜙𝑖は， 
𝜙𝑖 = 𝜙0 + 
2𝜋𝑓0
𝑐
  2𝑣 𝑖 Δ𝑡                 (3-2-1) 
 
ここで 
    𝜙0: 初期位相 
    𝑓0: 超音波の中心周波数 
    𝑐: 音速 
    𝑣: 流速 
    Δ𝑡: 超音波パルス間の時間間隔 
 
(3-2-1)式より，i 番目の受信 RF 信号𝑟𝑖は， 
𝑟𝑖 = 𝑟0 sin (2𝜋 𝑓0 𝑡 + 𝜙𝑖)                             
  = 𝑟0 sin (2𝜋 𝑓0 𝑡 + 𝜙0  + 
2𝜋𝑓0
𝑐
 2𝑣 𝑖 Δ𝑡) (3-2-2) 
 
この受信 RF 信号を直交検波器で直交検波すると，その複素直交検波出力?⃗? 𝑖，および?⃗? 𝑖の実
部信号および虚部信号である In phase 信号𝐼𝑖と，Quadrature 信号𝑄𝑖は， 
 Q⃗⃗ 𝑖 = 𝐼𝑖 + 𝑗𝑄𝑖  
 𝐼𝑖 =   𝑎 cos (𝜙0 + 
2𝜋𝑓0
𝑐
  2𝑣 𝑖 Δ𝑡) 
 
 𝑄𝑖 =   𝑎 sin (𝜙0 + 
2𝜋𝑓0
𝑐
  2𝑣 𝑖 Δ𝑡) (3-2-3) 
 
(3-2-3)式は，(3-2-4)式のように書くこともできる． 
 Q⃗⃗ 𝑖 =  𝑎 𝑒𝑥𝑝( 𝑗(𝜙0 + 
2𝜋𝑓0
𝑐
  2𝑣 𝑖 Δ𝑡)) (3-2-4) 
 
ここで，第 i 番目の超音波パルスの位相と，第 i+1 番目の超音波パルスの位相の差Δ𝜙𝑖を考
える．これは， 
Δ𝜙𝑖 = 𝑎𝑟𝑔 (Q⃗⃗ 𝑖+1Q⃗⃗ 𝑖
∗









  2𝑣 Δ𝑡)) 
 
   =  
2𝜋𝑓0
𝑐
  2𝑣 Δ𝑡 (3-2-6) 
 
よって流速𝑣は，次式で求められる． 
𝑣 =  
𝑐
2𝜋𝑓0 ∙ 2Δ𝑡
 Δ𝜙𝑖 = 
𝑐
2𝜋𝑓0 ∙ 2Δ𝑡





 Q⃗⃗ 𝑖+1Q⃗⃗ 𝑖
∗
= (𝐼𝑖+1 + 𝑗𝑄𝑖+1) (𝐼𝑖 + 𝑗𝑄𝑖)
∗  
        = (𝐼𝑖+1 + 𝑗𝑄𝑖+1) (𝐼𝑖 − 𝑗𝑄𝑖)        
        = 𝐼𝑖+1𝐼𝑖 + 𝑄𝑖+1𝑄𝑖 + 𝑗(𝐼𝑖𝑄𝑖+1 − 𝐼𝑖+1𝑄𝑖)  (3-2-8) 
 
と書けることより，流速の推定式として 








CFI では，S/N を向上させるために，連続した超音波 N パルスから得た直交検波出力信号
を用いて以下の式で流速を推定している． 
 




































𝜉 = 𝜉0 sin (𝜔𝑏𝑡 + 𝜙0) (3-3-1) 
 
                       𝜔𝑏 : 振動角周波数 
            𝜙0 : 初期位相 
 
このとき，i 番目の受信超音波パルスの位相𝜙𝑖は， 
𝜙𝑖 = 𝜙0 + 
2𝜋𝑓0
𝑐
  2𝜉 (3-3-2) 
 
直交検波器の出力は，(3-2-3)式と同様に 
𝐼𝑖 =   𝑎 cos (𝜙0 + 
2𝜋𝑓0
𝑐
  2𝜉) 
 
𝑄𝑖 =   𝑎 sin (𝜙0 + 
2𝜋𝑓0
𝑐
  2𝜉) (3-3-3) 













































𝜉 = 𝜉0 sin (2𝜋 𝑓𝑏  𝑖 Δ𝑡) (3-3-8) 
 
と表される．この時，直交検波器の出力信号である I,Q 信号は， 





𝑄𝑖 =   𝑎 sin (
4𝜋𝑓0
𝑐


















i = 1の場合 
𝐼𝑖 =   𝑎 cos (
4𝜋𝑓0
𝑐
 𝜉0) (3-3-11) 
 
 ただしλを超音波の波長とすると， 
① 0 ≤ 𝜉0 ≤
𝜆
8








 ≤ 𝜉0 ≤
3𝜆
8











i = 3 の場合 
𝐼𝑖 =   𝑎 cos (
4𝜋𝑓0
𝑐
 𝜉0) (3-3-14) 
 
ただし， 
① 0 ≤ 𝜉0 ≤
𝜆
8








 ≤ 𝜉0 ≤
3𝜆
8














  ① 0 ≤ 𝜉0 ≤
𝜆
8
 の場合   
  Fig.3-3-2 に示すように，すべてのベクトルは第一象限と第四象限にある． 
 




  ② 
𝜆
8




ｉ=1 とｉ=3 の時のベクトルは第二象限と第三象限にある． 
 













これらを Tab.3-3-1 にまとめる． 
Tab.3-3-1 直交検波器の出力信号 
𝑖 𝐼𝑖 𝑄𝑖 
0 𝑎 0 
1 𝐼𝑎 *    𝑄𝑎 (正) 
2 𝑎 0 
3 𝐼𝑎 *   −𝑄𝑎 (負) 
* 0 ≤ 𝜉0 ≤
𝜆
8
  のとき𝐼𝑎 ≥ 0,  
𝜆
8
 ≤ 𝜉0 ≤
3𝜆
8
 のとき𝐼𝑎 ≤ 0     
 
 
次に，この IQ 信号のパターンに対して，CFI による速度推定値を求めてみる．まず，







             
 Fig.3-3-4 流速導出の基本演算 
 
 




           Fig.3-3-5 CFI における流速導出アルゴリズム  
19 
 




   Fig.3-3-6 CFI における流速導出アルゴリズムを使ったせん断波の波面再生 
ここで， 
     {
0 ≤ 𝜉0 ≤
𝜆
8
  のとき   𝐸𝐿 ≥ 0 
𝜆
8
 ≤ 𝜉0 ≤
3𝜆
8
 のとき  𝐸𝐿 ≤ 0
 
となるが，ともに EU=0 であるので，実軸を EL，虚軸を EU とするベクトルは，EL が正の場




①  EL が正になる条件（せん断波による振動振幅が0 ≤ 𝜉0 ≤
𝜆
8
  の場合） 
流速 0 になる． 
②  EL が負になる条件（せん断波による振動振幅が
𝜆
8




振動振幅の位相が 0 度，および 180 度になる位置で CFI 画像には流速最大の部分が
現れる． 
 
この条件は，せん断波の振幅により，せん断波による振動位相が 0 または 180 度の時










ん断波の 0 度と 180 度の位相を検出するディジタルフィルタになっていることに着目した，
せん断波の映像化法である．横軸を初期位相𝜙𝑏，縦軸を振動振幅𝜉0として，以下の条件で，
流速推定の数値シミュレーションをおこなった結果を Fig.3-3-7 に示す． 
 
[シミュレーション条件] 
超音波中心周波数 𝑓0  6.5𝑀𝐻𝑧 
超音波伝搬速度 𝑐  1500𝑚 𝑠⁄  
パルス繰り返し周波数 1 𝑑𝑡⁄  365𝐻𝑧 
パルス本数 𝑁   11 























𝜃𝐹𝑉𝑀(𝑥, 𝑧) = 𝑎𝑟𝑔 (𝐹𝐹𝑉𝑀(𝑥, 𝑧, 𝜔𝑝)) (3-4-2) 
 















  (3-4-4) 
 
また，|?⃗? |は次式で表される． 








































3-5 C-SWE 法の問題点と対策 
C-SWE 法に用いられるせん断波は連続波であるため,組織内での反射波の影響を受け定
在波が発生し,波面の SN が低下する課題がある.Fig3-5-1 は加振周波数 276.5Hz で測定対
象を蒟蒻とした時の例だが、定在波によって波面が揺らぎ SN が低下していることがわか




Fig3-5-1. 定在波の影響を受ける伝播図（測定対象 蒟蒻、加振周波数 276.5Hz） 
 
また波源である加振機を生体表面から励起するため、生体組織でのせん断波の減衰が生
じるため、深部組織での映像化が難しい課題があった。Fig3-5-2 は加振周波数 276.5Hz で
測定対象を半腱様筋とした結果だが、15mm 以下の深い部分の ROI 内でせん断波の伝播の
様子が確認できなかった。 
ここで減衰係数をα、密度を𝜌、ずり粘性係数を𝜇、せん断波の角周波数を𝜔とすると減









の式で表されせん断波の周波数を 3 分の 1 にすると同じ振幅を得るのに要するエネルギー



































3-5-1 可変ゲイン Wiener Filter の使用 
 二次元端数ベクトル平面上で観測画像（CFI）のスペクトラムに対する Wiener Filter 
𝑊(𝑘𝑥, 𝑘𝑧)は、雑音と元画像が無双感の次式で近似できる。このとき𝑋(𝑘𝑥, 𝑘𝑧)は観測した画像





















イン Wiener Filter となる. Fig3-5-1-1 は可変ゲイン Wiener Filter を使用時と非使用時との
比較で,それぞれスペクトラム、伝播速度、伝播図を表示してある。伝播図,速度図からフ
ィルタ有りの方が SN がよく,せん断波の波面を再現していることがわかる。 
 
 




  Fig3-5-2-1 は半腱様筋を対象として、加振周波数 73.6Hz、245.8Hz を体表から 15mm
程度の箇所で比較したものである。伝播図から低周波加振である 73.6Hz の方が ROI 内で







 またせん断波が明瞭に映像化されていることを、数値で評価するために Quality の値を














ムを抽出したものとなる。この Quality の値が高ければ ROI 内で映像化されているせん断
波の振幅が大きく、波面が明瞭に確認できたことを表しています。Fig3-5-2-2 は Fig3-5-2-
3 の値を Quality で色付けした Quality map での値となる。 
また Fig3-5-2-3 は赤枠で囲んだ解析 ROI 内の Quality 値を 5 データとり 73.6Hz を 1 と
して正規化した結果となる。これらのデータからも加振周波数 73.6Hz の方が波面の





Fig3-5-2-2. 半腱様筋を対象とした加振周波数の違いによる Quality map 比較  
 
 





























分解能の評価として, Fig3-6-1 に示すように本来 0.1ｍｍにも満たない筋膜の境目でのせん
断波の位相ずれ幅が 0.51ｍｍで影像化されていることを分解能の評価とした.この分解能を


















第4章 C-SWE 法の構築 
 
4-1 C-SWE 法構築の概要と特徴 
 
C-SWE 法を構築するに当たり、大きく 4 つの物を構築する必要がある. 









る.以上の 4 つの項目を構築することで、C-SWE 法の構築は完了となる. 
また C-SWE 法の特徴として,せん断波の振動振幅は 0.1mm 程度であり安全性が非常に高
く,第二章で示した従来法である SWE 法に比べ振動振幅が大きい.単一周波数での加振であ























までの加振器は,市販の電動歯ブラシ（Panasonic , doltz EW-DL22）を制御回路で改造した
ものを使用し,重さは 85ｇ,励起可能な加振周波数は 200～300Hz 程度である.今回従来型で
課題のあった,小型軽量化とこれまで使用した 200～300Hz の約 3 分の 1 程度の出力を可能




とで,PC からの USB 電力供給が可能であり,最大出力は約 3.5V で振動振幅が約 400μm で




 従来型加振機 小型加振機 
重量 85ｇ 30g 
加振周波数 約 200～300Hz 約 60～300Hz 


































更にせん断波は生体内で 3 次元的な複雑な伝播をしているため,Fig 4-3-2-1 に示すように
組織の異方性による速度推定時の誤差要因となる. 
 
Fig4-3-2-1.  Tissue elasticity of the medial grastrocnemius (MG), rectus femoris (RF), 
short head of the biceps brachii (BB) and rectus abdominis (RA) measured in the transverse 
and longitudinal planes. The mean elasticities obtained from the measurements from 31 




















S𝑊𝐷𝐼 = 100 − 𝐸𝑟𝑟𝑜𝑟 （4-3-2-2） 
 
ただし、 
M : x 方向のピクセル数 










Fig4-3-2-3.  ランダムに 3 回測定を行った際の SWDI と伝播速度の関係 
 
この散布図を基にある SWDI 以上のデータを選択した場合の変動係数をグラフ化したデ
ータを Fig4-3-2-4 に示す。 
 
 
Fig4-3-2-4.  変動係数と SWDI の関係 
 



















3 章で示した周波数条件から,PRF の 4 分の 1 が実際に励起するせん断波の加振周波数とな




ることで PRF が大きく変わる. 
ROI は C-SWE 法でせん断波波面を表示できる範囲を決めるものであり,範囲の変更により
PRF の値にも影響があるため,PRF を設定したらサイズの固定をする. またエコー装置の中
には ROI 位置の変更によって PRF に違いがあることや,ブロックノイズの本数に違いがあ
るため注意が必要である.ROI 位置により違いが出た場合は再設定が必要である. 
ゲインはエコー装置の画像全体の信号レベルを変化させるものであり,ゲインが高いとノ
イズが出現し,低いと映像化されず情報の欠落が起こる.C-SWE 法は偽りの 0 または正か負
の流速値を出現させてせん断波波面を構築するため,ゲインをなるべく高く設定し,波面の
出現を行いやすい条件にする. 


















定を行った（Fig4-4-2-1）, 加振周波数は PRF の 4 分の 1 の値が理論値であるため理論値























































 エコー装置,加振周波数の設定後,エコー装置画面から CFI 動画像を得ることができる.こ
れを測定ソフトによって画像処理用 PC に取り込み解析を行うことで,伝播図や速度図とい
った情報を得ることができる. エコー装置の動画像を PC に取り込むために,Fig4-5-1 に示
したコンバータキャプチャーユニット DVI2USB 3.0 (epiphan)を使用した. 
 
 





画面上には B モード上の CFI だけでなく,解析には不要な細かい設定値などがある.解析時
間の短縮のためにも必要な部分を切り取る必要がある.主に必要な取得範囲は Fig4-5-1-1 に
示すように,CFI の範囲,B モードの範囲,解析 ROI のサイズの三箇所である.またエコー装置
の中で映像装置の画像サイズが大きい又は,小さい場合は拡大縮小を行った. 
また解析を行うために解析位置を ROI の箇所に合わせる必要があり,B モード範囲の左上












得るために画像をせん断波として認識する CFI の RGB 値設定などがある. 




と,Wrap round を考慮する必要があり,Wrap round を考慮しなくて良い位相データを作成し
た.i 番目と i+1 番目の位相差を∆𝜑𝑖とすると 
 






       
𝐼𝑖 = 𝑅𝑒𝑖 + 𝑗𝐼𝑚𝑖 (4-5-2-2) 








𝑖 = |𝐼𝑖||𝐼𝑖+1|exp (𝑗(𝜑𝑖+1 − 𝜑𝑖))  


















Wrap round を考慮しなくていい位相データ𝜑𝑁は(4-5-2-6)で表される. 

































































て SWE で測定を行った.次に C-SWE 法で同様のファントムで測定を行い,C-SWE 法での










































 これまでに適応したエコー装置は,EUB8500(日立) , Logiq7 (GE) , LogiqS8 (GE) , 




































































5-3 In vivo 評価結果 
 
 加振周波数を 72.5Hz として測定対象を僧帽筋で観測を行った。Fig5-4-1 に示したように,
測定の様子として小型加振機を被験者に貼り付けて行った.またエコー装置は Sono Site 社












 伝播図の評価として針注射前、注射直後、注射から 40 秒後の結果の後、生理食塩水を

































伝播図の評価として 5-4-1 と同様に針注射前、注射直後、注射から 40 秒後の結果の後、
生理食塩水を加えた直後から 15 秒後、80 秒後までの結果を Fig5-3-3-1 に示した。 
針注射前には約 3.12m/s だった速度が、針挿入直後は 2.97m/s と下がったが、40 秒後





























































[1] 可変ゲイン Wiener filter と低周波加振による対策 
 せん断波は連続波であるため,反射波の影響を受け定在波が発生することが問題であった,















発を行った.以上の 4 つの項目を構築したことで、C-SWE 法の構築を可能とした. 
 
[3] ファシア・ハイドロリリースへの C-SWE 法の適応 
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